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fracture basse de jambe
D. LEMOSSEa, F. DUJARDINb, K. ABDELKAFIa, YP. LE MOULECb
a. INSA de ROUEN, LMR, Avenue de l’Université, BP08, 76801 Saint Etienne du Rouvray cedex
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Résumé :
Réalisation d’un outil d’analyse de l’incidence d’une erreur angulaire (frontale, sagittale, axiale) sur la qualité de
la réduction d’une fracture basse de jambe. Etude paramétrique de la répartition de pression dans la liaison tibio-
astragalienne ; comparaison entre simulations par éléments finis et expérimentations in-vitro.
Abstract :
Development of a numerical tool for the analysis of the influence of angular deformities on the tibial low fracture reduction
quality. Parametric study of the pression distribution in the ankle joint ; comparison between finite element analysis and
in-vitro experimentation.
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1 Introduction et principes
La fracture basse de jambe se situe dans la zone métaphysaire basse de l’ensemble tibia-péroné, juste avant
la cheville et en particulier juste avant les malléoles. Parmi les différents protocoles adaptés à la réduction
de cette fracture [1], nous nous intéressons à l’implantation d’un clou centro-médulaire dans le tibia. Cette
technique présente les avantages de permettre une bonne consolidation de la fracture et d’être peu invasive
sans risque d’infection puisque le chirurgien n’intervient pas directement sur la fracture. Elle a par contre le
défaut de ne pas pouvoir assurer un positionnement parfait des os lors de la réduction de la fracture. Il en
résulte alors la création d’un cal osseux qui produit un décalage angulaire entre les deux parties consolidées du
tibia. Ce décalage angulaire peut avoir des composantes dans les plans frontal et sagittal, mais aussi produire
un angulation axiale. Les retours d’expériences sur patients montrent que ces décalages angulaires sont sans
impact physiologique majeur s’ils restent en deçà d’une certaine valeur. Les chirurgiens savent d’expérience
les valeurs acceptables pour chacun des décalages angulaires pris indépendamment mais s’interrogent sur les
valeurs admissibles dans le cas d’un décalage impliquant plusieurs composantes angulaires. Une interrogation
subsiste aussi quant à la cause du caractère pathologique ou non d’un décalage angulaire.
Plusieurs opérations de recherche sont menées de front afin de répondre à ces deux interrogations. Une enquête
est réalisée auprès des patients ayant reçu ce protocole. Le but de cette enquête est de déterminer l’éventuelle
présence de décalages et leur amplitude, ainsi que leur impact sur la mobilité du patient. Dans un même
temps, nous réalisons un protocole in-vitro [2] sur une jambe afin d’observer l’influence des décalages angu-
laires sur la répartition de pression dans la cheville (jonction tibia-péroné-astragale). Les inévitables difficultés
inhérentes aux études sur spécimens cadavériques empêchent une étude systématique de l’ensemble des com-
binaisons et induisent des erreurs de manipulation non négligeables. De plus, les différences morphologiques
inter-individus rendent délicates toutes analyses de l’influence des paramètres angulaires.
Afin de répondre à cet écueil, un modèle numérique de cheville est réalisé et traité par la méthode des éléments
finis [3, 4, 5]. Ce modèle fait intervenir directement une représentation des os impliqués dans la cheville : les
épiphyses du tibia et du péroné ainsi que l’astragale. Les os sont supposés avoir un comportement matériau
linéaire dans la gamme d’efforts considérée. Le modèle de l’articulation est enrichi de façon à faire apparaı̂tre
le cartilage qui présente un comportement non linéaire. Les capsules articulaires ainsi que les principaux liga-
ments sont eux aussi modélisés dans la mesure où ils sont les éléments stabilisateurs de la cheville. La prise
en compte du contact entre les éléments constitutifs de la cheville est réalisée par une méthode de Lagrangien
augmenté s’appuyant sur les maillages des surfaces de contact. Les simulations sont réalisées en quasi-statique
sur le logiciel Code-Aster.
Les conditions aux limites appliquées au modèle sont telles que les sollicitations extérieures, qui représentent
le poids du corps, sont toujours dirigées de la même façon vis à vis de l’astragale. Ainsi, ce dernier est bloqué
en déplacement conjointement avec un pilotage du haut de l’ensemble tibia-péroné de façon à ce que la force
extérieure appliquée sur cet ensemble ait une direction d’application qui passe par le centre de la surface de
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contact. Enfin, le modèle est paramétré de façon à pouvoir imposer un décalage angulaire sur l’ensemble tibia-
péroné. Les trois composantes sont ainsi prévues : un décalage frontal α , un décalage sagittal β et un décalage
rotatoire γ selon l’axe longitudinal du tibia. Le code de résolution par la méthode des éléments finis sera lancé
par une procédure automatique afin de balayer l’ensemble des combinaisons des paramètres (α, β, γ) pour
des angles variant entre −15o et +15o. Les résultats post traités de ces simulations sont les cartographies de la
répartition des pressions au niveau de la cheville et tout particulièrement sur la surface supérieure de l’astragale.
Ces cartographies sont caractérisées en particulier par la valeur maximale de pression atteinte que l’on suppose
être un bon indicateur d’une situation pathologique. On va ainsi réaliser une classification des décalages angu-
laires (α, β, γ) vis à vis des pressions maximales engendrées. En s’appuyant sur des diagnostiques cliniques et
des mesures in-vivo, on peut déterminer les patients pour lesquels les situations sont pathologiques et à quels
décalages angulaires cela correspond. On peut ainsi associer à notre classification des valeurs seuils à partir
desquelles les décalages produisent des contraintes ayant des incidences pathologiques. On obtient donc une
enveloppe de la zone admissible du décalage angulaire de réduction de fracture basse de jambe.
La présente communication sera centrée sur les premières comparaison entre le modèle paramétrique par
éléments finis et les résultats du protocole expérimental. En effet, avant de s’engager dans une campagne
de simulations systématiques avec un modèle ayant un grand nombre de degrés de liberté, il faut s’assurer sur
un modèle simplifié que la simulation aura une signification physique.
2 Présentation du modèle simplifié
Afin de faciliter l’étape de calibrage du modèle final, une version simplifiée a été réalisée (Fig. 1). Ce modèle
reprend approximativement les géométries réelles. Ainsi l’astragale présente une surface supérieure en selle
de cheval et l’ensemble tibia-péroné en est la forme complémentaire avec deux protubérances représentant les
malléoles qui stabilisent latéralement l’ensemble. L’os long du tibia ainsi que le montage expérimental sont
modélisés par des modèles de poutres avec des caractéristiques adéquates.
vue sagittale vue frontale astragale
FIG. 1 – Modélisation simplifiée de la cheville
Le modèle simplifié fait aussi apparaı̂tre les ligaments qui sont aussi introduits sous la forme de modèles de
poutres. Les caractéristiques géométriques et mécaniques, choisies de façon à représenter leur équivalent réel,
correspondent à celles présentées dans la référence [3].
Une déformation du maillage est introduite directement afin de pouvoir représenter un décalage angulaire.
Cette procédure, qui devra être réalisée de façon systématique et automatique dans le cadre d’une étude pa-
ramétrique, est réalisée par l’intermédiaire de la routine Python (MODIMAILLAGE dans CodeAster). Cette
procédure vient modifier la partie poutre du modèle en fonction du jeu de paramètres que l’on souhaite
évaluer. Cette modification du maillage produit un déplacement du noeud extrémité des éléments représentant
le système de fixation. Afin de placer le modèle de la cheville dans la configuration pathologique, le noeud
extrémité préalablement déplacé par modification du maillage est ramené à la position qu’il occupait initia-
lement avant déformation. Ce mouvement produit un déplacement de l’ensemble tibia-péroné par rapport à
l’astragale (Fig. 2). Les mouvements sont limités par les ligaments de la cheville qui servent d’éléments stabi-
lisateurs.
Après avoir effectué les deux opérations précédemment décrites (déformation et déplacement), la simulation
de la mise en charge axiale de la cheville est réalisée. Cette mise en charge, qui correspond à celle du protocole
expérimental de validation, doit atteindre une amplitude de 25kg.
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β = −15o β = +15o
FIG. 2 – Déformation dans le plan frontal
3 Sensibilité paramétrique
Le point sensible de notre modélisation est sa capacité à capter les différences dans le profil des pressions de
contact (Fig. 3).
α = 0o et β = 0o α = 10o et β = 10o
FIG. 3 – Répartition de pression de contact sur l’astragale
En particulier la valeur maximale de la pression pour des combinaisons d’angles dans les plans frontal et
sagittal. Un jeu réduit de combinaisons est reporté sur le Tab. 1.
(α, β) −10o 0o 10o
−10o 281 165 170
0o 331 151 198
10o 698 337 605
TAB. 1 – Pression maximale (N/mm2)
Ces premiers résultats mettent bien en évidence la sensibilité du système vis à vis des variations angulaires. Ils
montrent aussi que la combinaison de décalages angulaires intensifie les effets de concentration de contrainte.
4 Protocole expérimental
Le protocole expérimental que nous avons mis en oeuvre s’inspire très fortement de celui présenté dans [2].
On effectue ainsi la mise en charge d’une pièce anatomique constituée d’un pied complet et d’une jambe
(jusqu’au plateau tibiale). Cette pièce anatomique est instrumentée (Fig. 4-a) afin de répondre à deux nécessités
expérimentales. Tout d’abord on effectue une ablation du plateau tibiale pour y insérer une petite tige de
prothèse afin de pouvoir appliquer un chargement axiale et ainsi mettre la cheville en compression. Ensuite, on
effectue la mise en place d’une combinaison de fixateurs externes autour du carré épiphysaire afin de pouvoir
réaliser une coupe stable à cet endroit.
L’intérêt de cette instrumentation est de pouvoir simuler la présence d’un câl osseux en insérant une cale dans
une coupe effectuée sur le tibia dans la zone stabilisée par les fixateurs (Fig. 4-b). Ainsi on réalise une mise en
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a - vue d’ensemble b - détail de l’articulation
FIG. 4 – Instrumentation de la pièce anatomique
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c - mesures pour α = 0o et β = 10o d - mesures pour α = 10o et β = 10o
FIG. 5 – Résultats expérimentaux
d’une ”feuille sensible” capable de faire l’acquisition d’une répartition de pression, on mesure les efforts dans
l’articulation en introduisant la capteur dans la capsule articulaire de la cheville (Fig. 4-b).
Les résultats sont obtenus sous la forme de cartographies de pression (Fig. 5-b c et d). Sur ces figures, le haut
du graphe est la face antérieure de l’articulation et la droite est du coté de la malléole interne. Sur les résultats
de cette campagne d’essais on observe que les efforts sont concentrés sur le dessus de la malléole interne. Cela
est due à la difficulté que représente le placement correct du capteur en situation réelle. En effet, les ligaments
latéraux de la cheville doivent être conservés pour assurer la stabilité de l’ensemble et ils gênent le placement
équilibré de la cellule de mesure. Dans notre cas, le capteur était positionné plié au dessous de la malléole
interne, avec un repositionnement entre les mesures sans angle et les autres mesures. Les pression maximales
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mesurées (Tab. 2) présentent des distributions similaires à celle obtenues par simulation. Les différences entre
(α, β) (0,0) (0,10) (10,10)
Pression (k/cm2) 27 32 30
TAB. 2 – Pression maximale (N/mm2)
les valeurs maximales ont deux explications. D’abord le modèle utilisé est une version simplifiée du modèle
associé à l’articulation analysée. Ensuite, les cellules du capteur de mesure réalisent une moyenne de pression
où notre modèle approche une singularité.
5 Premières conclusions et travaux ultérieurs
La première étape de l’étude de modélisation met en évidence la pertinence de cette simulation. Le protocole
expérimental est en effet très délicat à mettre en oeuvre et sa reproductibilité est assurément impossible à
assurer. Les premiers résultats de simulation sur un modèle très simplifié fournissent des résultats proches des
résultats expérimentaux. Ainsi on observe bien le resserrement de la zone de pression quand on insère des
angles pathologiques, avec des valeurs de pression concordantes.
Nous avons réalisé un modèle éléments finis plus fin (80000ddl) obtenu sur un modèle géométrique réalisé à
partir d’images scanner de la cheville testée. Nous pouvons supposer que ce modèle plus proche de la réalité de
l’articulation donnera des résultats plus représentatifs. Un dernier élément qui devra être testé est le cartilage
entre les surfaces de contact de l’articulation. Cet élément est important par son caractère visco-élastique.
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